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Abstrakt
Předložená diplomová práce se zabývá napjatostí výdutí mozkových tepen. Je rozdělena
do tří částí. První část je věnována rešeršní studii aktuálních článku zabývajících se
daným tématem. Další částí je analýza vlivu geometrie mozkové výdutě na napjatost.
Analýza byla provedena na čtyřech základních obecných modelech. Byl identifikován
nejriskantnější tvar výdutě. Poslední část se zabývá vlivem okolní tkáně na napjatost
výdutí mozkových tepen. Byl proveden výpočtový model vlivu okolní tkáně na napjatost
mozkových tepen se závěrem, že šedá kůra mozková má příznivý, ovšem nevýznamný vliv
na napjatost v mozkových výdutích.
Summary
This thesis is focused on stress in brain aneurysms. It consists of three parts. First part is
aimed for gaining information about the topic from scientific resources. Next part consists
of analyses of geometry of cerebral aneurysms on the computed wall stress. Analyses
are performed on four basic geometrical models and results are being discussed. The
risky areas in each investigated shape have been identified as well as the comparisons
of stress between those shapes have been performed and the most dangerous shape
among investigated shapes has been determined. Third part investigates the influence
of surrounding tissue on the brain aneurysm. Conclusion of this thesis is that brain gray
tissue has positive yet negligible effect on the computed wall stress.
Klíčová slova
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V dnešní hektické době se objevuje stále více nových nemocí. Ať už se jedná o virové
nákazy, postižení, psychické poruchy či jiné problémy. Příčinou může být nejen stres, ale
i životní styl. V 21ním století je běh života velice rychlý, neklade se důraz na přirozené
biorytmy, lidé jsou pod stresem. To vede mnohdy k zanedbávání zdravých návyků,
vynechávání kvalitní stravy, závislosti na alkoholu, kouření či užívání narkotik. Každý by
si měl najít čas na správnou stravu, sport a odpočinek. Shrneme tyto poznatky pod pojem
správná životospráva. Pokud dodržujeme onu správnou životosprávu, organismus funguje
lépe. Zvykneme si na ni, tělo snáší v podstatě více bez vedlejších následků a přitom stačí
tak málo. Podstatnou roli zde ovšem hrají média, která nás zahlcují a ovlivňují různými
produkty, které jsou zdravé. Ale je tomu skutečně tak? Současnost je zahlcena modifikací
potravin, mnohdy za účelem lepšího prodeje, nežli zdraví.
Špatná životospráva má za důsledek zvýšení krevního tlaku. Chybná životospráva
je jednou z příčin mnoha nemocí. Postižení mozkových tepen nevyjímaje. Jmenované
příčiny o odstavec výše nejsou ovšem všechny. S některými člověk nic neudělá, zdravá
životospráva je může pozitivně ovlivnit. Mohou to být totiž příčiny, zasahující do historie
rodiny - výduť se objevila již v předešlé generaci, nebo genetické poruchy, zapřičiňující
vznik výdutě. Další může být například ateroskleróza. Zkrátka se jedná o velmi běžné
jevy, které doprovází mnoho jiných nemocí. To je jeden z důvodů, proč je těžké mozkovou
výduť diagnostikovat.
Ve většině případů se za celý život jedince na mozkovou výduť nepřijde. Takové výdutě
jsou malé a svým tlakem na mozkovou tkáň jeho funkčnost neovlivňují, a nezpůsobují
člověku žádné zdravotní potíže. V opačném případě výduť roste - tlačí na mozkovou tkáň
a důsledkem ovlivňuje funkčnost mozku. Objevují se další příznaky, jako bolest hlavy,
zmatenost, oslabení části tváře, poruchy vidění a další. [5] Zde dobře fungují moderní
zobrazovací metody, které výduť ve většině případů odhalí.
V jiných případech dochází k zvětšování výdutě a ke zintenzivňování příznaků. To
může vést k prasknutí1 výdutě neboli ruptuře. Otázkou zůstává, jak okolní tkáň ovlivňuje
mechanické vlastnosti výdutě. Jestli pozitivně či negativně. Při kontaktu výdutě s okolní
tkání dochází ke změně tvaru, který můžeme kontrolovat na zobrazovacích přístrojích.
Nevyřešené jsou napětí.
S dnešní technologií jsme schopni simulovat tento případ, bez nutnosti invazivního
zásahu do jedince. Díky vzájemné spolupráci dvou odvětví jako je medicína a mechanika.
Tato diplomová práce uvádí několik simulací výdutí mozkových tepen za přítomnosti a
nepřítomnosti okolní tkáně.
1Dochází k meznímu stavu pevnosti materiálu
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2 Problémová situace
Nastává v případě postižení cévy, tedy stavu, který není standardní a potřebuje řešení.
Céva podléhá deformaci a může narůst do měřítka, kdy nastane kontakt s okolní tkání.
Nastává otázka, zda se vlivem opření o okolní tkáň zvyšuje riziko ruptury či nikoliv.
2.1 Problém
Systémovým přístupem vyhodnotit vliv napjatosti na výduť statickou analýzou v případě,
že dojde i nedojde ke kontaktnímu problému s okolní tkání. Problém je přímý neboť
vstupující veličinou je geometrie a zatížení. Výstupem je redukované napětí, přetvoření
a posuvy.
2.2 Formulace problému
Jedná se o MKP simulaci chování cerebrálního aneurysmatu (mozkové tepenné výdutě) s
vyhodnocením vlivu přítomnosti/nepřítomnosti okolních tkání na napjatost v modelu
aneurysmatu. Předpokládá se provedení kontaktní úlohy s aplikací hyperelastických
materiálů.
2.3 Formulace cílů
1. Provést rešerši článků zabývajících se napjatostí v cerebrálních aneurysmatech (alespoň
20 zdrojů)
2. Vytvořit výpočtové modely různých typů cerebrálních aneurysmat a zhodnotit vliv
geometrie na napjatost
3. Výpočtově simulovat vliv okolní tkáně na napjatost v cerebrálních aneurysmatech.
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3 Úvod do problému
Aby bylo možné problém řešit je nutné provést rešerši a získat dostupná data o
problému od jeho kořene. Jako první věc je nutné popsat oběhovou soustavu člověka.
3.1 Oběhová soustava
Zajišťuje oběh krve uvnitř těla. Její funkcí je rozvod látek k orgánům, nebo od nich.
Hlavní pumpou oběhu je srdce. [1]
Obecně existují dva typy oběhových soustav. Otevřená a uzavřená. Krevní soustava
člověka je uzavřená. To znamená, že krev je udržována uvnitř soustavy a nedochází k
jejímu uvolnění. [1]
Soustava je dělena na dva okruhy, které začínají a končí v srdci. Odkysličená krev je
čerpána z pravé části do levé plíce, kde je okysličena a vrací se zpět do levé části srdce.
Tento okruh je nazýván malý oběh (taktéž plicní oběh). Velký tělní oběh, tedy druhý
okruh zajišťuje čerpání okysličené krve z levé poloviny srdce do tělních tkání. Odkysličená
krev se vrací zpět do pravé poloviny srdce. [1]
3.1.1 Srdce
Příčně pruhovaný dutý sval uložen v osrdečníku viz obrázek 3.1. Zajišťuje činnost oběhového
systému a funguje jako čerpadlo. Díky jeho funkci proudí krev. Srdce udržuje krevní tlak,
jehož hodnota je určována na základě autonomního1 systému. Jeho funkce je ovlivňována
z mozkových center, hypotalamu atd. [1]
Srdce je děleno na levou a pravou část. Každá z částí je dále dělena na předsíň a
komoru, ve kterých se nachází chlopně. Chlopně zabraňují zpětnému proudění krve. Z
levé srdeční komory vystupuje aorta a z pravé plícnice. [1]
Srdeční cyklus je dělen na dvě fáze. První fáze nazývaná systola začíná srdečním
stahem, který je vyvozen impulzem v sinusovém uzlíku. V tomto stádiu vzrůstá tlak. Po
impulzu dojde ke stahu síní. Komory srdce se doplní krví. Následně se impulz přesouvá
do komor, což způsobí jejich smrštění a krev je vytlačena do artérií. Komorové svaly jsou
uvolněny a nastává diastola. Dochází k relaxaci oddílů srdce a začíná se plnit přitékající
krví z horní a dolní duté žíly. [1] [16] Délka trvání systoly je 0, 3s a diastoly 0, 5s při 75
tepech za minutu. Objem přečerpané krve přes srdce je přibližně 5, 5l/min a při zvýšené
aktivitě dosahuje hodnot až 25l/min. [1]
1Autonomní - samosprávný, nezávislý
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Obrázek 3.1: Schéma srdce. Převzato z [2]
3.2 Cévy
Krev ze srdce proudí do tepen, které jsou schopny vlivem mechanických vlastností aktivně
měnit průřez a tím přispívat k toku krve. Tepny se větví postupně s ubývajícím průřezem
až na vlásečnice. Ty jsou uspořádány do systému sítí. Na úrovni vlásečnic probíhá výměna
látek mezi krví a tkání. Krev dále proudí do žil kudy putuje zpět do srdce. Nyní je nutné
popsat jednotlivé typy cév.
3.3 Tepny
Tepny rozvádí krev směrem od srdce. Normální tlak v tepnách je 16/10kPa. Tlak uvedený
v tomto formátu je systolický/diastolický. Stěna tepen se skládá ze tří hlavních vrstev
(obr. 3.2): [16]
• Intima - Vnitřní vrstva, která je tvořena vrstvou endotelových2 buněk a tenkou
vrstvou vaziv. Endotel zabraňuje srážení krve na povrchu cévy a usnadňuje její
proudění.
• Media - Silná vrstva uprostřed. Složena z hladké svaloviny, elastických a kolagenních
vláken.
• Adventitia - Vnější vrstva složena z řídkého vaziva a vyztužených kolagenních
vláken, které se v řídkém vazivu upínají. Kolagenní vlákna jsou v cévě orientovaná
převážně v podélném směru. Adventitia slouží k ochraně tepny při nefyziologických
stavech (nárazech) a váže tepnu k okolním tkáním, čímž zajišťuje její polohu.
Mezi vrstvou intimy a medie se nachází blána, která se nazývá membrana elastica
interna a mezi medií a adventicí je blána nazývající se membrana elastica externa.[16]
2Jednovrstvá výstelka krevních cév
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Obrázek 3.2: Vrstvy stěn tepny. Převzato z [14]
Tepny jsou svalového nebo elastického typu. Svalový typ je určen podle vrstvy
medie, která je tvořena z větší části svalovinou. Podle průtoku, který je vyžadován se
mění průměr stěny. Mezi svalový typ patří mozkové tepny.
Tepny elastického typu jsou charakteristické svoji pružností, což je dáno větším
množstvím elastických vláken ve stěně. Jsou největšími v těle (aorta). Pojímají velké
množství krve. Díky výměně energie mezi krví a tepnou je zajišťován plynulý tok.
Práce O’Conell a kol. [4] uvádí střední vrstvu medie za základní funkční a stavební
jednotku cévy. Na obrázku 3.3 je znázorněna její struktura. Následuje popis obrázku.
Složky medie jsou rozděleny pro přehlednost do kapitol. Na vrcholu obrázku 3.3 nastává
styk medie s intimou. [4]
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Obrázek 3.3: 3D řez střední vrstvou tepny, převzato z práce [14].
3.4 Strukturní složení stěny tepny
3.4.1 Hladká svalovina
Základní typ svaloviny. Přibližná tloušťka hladké svaloviny je 24% celého objemu medie
(viz obrázek 3.3). Hladké svalové vřetenovité buňky znázorněné na obrázku 3.3, jsou
složeny z odstupňovaných eliptických jader (N - 11% objemu), uspořádaných v kruzích
s radiálním sklonem, z cytoplasmy (CYT - 89% objemu) sousedící s intralamelárními
elastinovými vlákny překrývající přilehlé hladké svalové buňky. [4]
Z mechanického hlediska se napěťovo-deformační charakteristika vyznačuje silnou nelinearitou,
širokou hysterezní křivkou s velmi výraznou relaxací o hodnotě Youngova modulu E =
(15− 25)kPa. [16]
3.4.2 Kolagen
Kolagen znázorněný na obrázku 3.3 je složen z velkých a malých svazků vláken (bíle
šipky) přilehlých k povrchu lamel, uspořádaných ve vrstevnatých svazcích, které jsou
umístěny paralelně. Tyto vlákna pevně obepínají hladké svalové buňky. Vlákna jsou
orientována převážně obvodově. Kolagen a ostatní látky zaujímají 47% celého objemu
medie. [4]
Mechanické vlastnosti kolagenu ukazují užší hysterezní smyčku oproti hladké svalovině,
výraznou relaxaci a tažnost v (4− 10)%. Pevnost je přibližne (90− 130)MPa. Youngův
modul (100 − 2000)MPa. Kolagenní vlákna jsou tedy nejtužší a nejpevnější, ale také
nejméně pružné. Jsou produkovány hladkosvalovými buňkami nebo fibroplasty (v adventicii
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obsažené po celý život). V tepně jsou převážná zkroucená a funkčně se zapojují až při
zvýšených tlacích jako ochrana proti ruptuře.[16]
3.4.3 Elastin
Elastin je v těle tvořen jen během růstu, v dospělosti jeho produkce ustává a poločas
rozpadu je asi 70let (znázorněn na obrázku 3.3) Je složen z elastických lamel (EL), husté
sítě intralamelárních elastinových vláken (znázorněny černými šipkami), elastinových
vzpěr (ES) a vyztužených elastinových pórů (EP). [4]
Zaujímá 29% medie. Vyskytuje se ve třech formách: [4]
• Ve formě lamel - 71% objemu elastinu
• Ve formě interlaminárních vláken - 27% objemu elastinu
• Ve formě elastinových vzpěr - 2% objemu elastinu
Má velmi úzkou hysterezní křivku a tažnost až 130%. Relaxaci nevykazuje téměř
žádnou. [16]
3.5 Vlásečnice
Nazývají se taktéž kapiláry a jsou mostem mezi tepnami a žílami. Vlásečnicemi probíhá
výměna látek z krve a zplodin do krve. Mají průměr 5−20µm. Struktura stěny je tvořena
z většiny endotelovými buňkami. Stěna je penetrována otvory, které umožňují látkovou
výměnu. [1]
3.6 Žíly
Napojují se na vlásečnice. Přivádí odkysličenou krev do srdce. Struktura stěny je téměř
shodná s tepennou. Avšak stěna cévy má menší vrstvu svaloviny. [1]
3.7 Mozkové tepny
Mozkové tepny je třeba podrobněji rozebrat, aby byl výpočtový model správně sestaven.
3.7.1 Anatomie
Krevní zásobení mozku je zajišťováno párem vnitřních karotid a bazilární tepnou, která
je vytvořena spojením páru vertebrálních tepen v oblasti mozkového kmene. Vnitřní
karotidy vyrůstají ze společné karotidy a prochází lebeční bází a krčním kanálem v lebce.
Jsou zakončeny bifurkací 3 do předních (ACA - anterior cerebral artery) a středních
mozkových tepen (MCA - middle cerebral artery). Tyto tepny společně s dalšími vytvářejí
Willisův okruh znázorněný na obrázku 3.4 pro popis anatomie do této práce postačující.
Tento tepenný okruh vyrovnává tepové tlakové vlny z přívodních cév a rovnoměrně
zaplňuje cévy krví. [5]
3Bifurkace - větvení
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Obrázek 3.4: Willisův okruh. Převzato z [5].
3.7.2 Histologie
Mozkové tepny mají vyvinutou interní elastickou laminu s minimem elastických vláken
v medii. Adventicia je vzhledem k tělním tepnám tenčí. Tloušťka stěny vzhledem k
průměru cévy je také menší. Rozměry se liší podle tepny. V kapitole 3.7.5 jsou pro
některé uvedeny. Procentuálně jsou vrstvy v mozkových tepnách rozloženy takto: [5]
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• Intima - 17%
• Media - 52%, media obsahuje 72% hladkých vláken
• Aventitia - 31%
Mozkové tepny jsou obklopeny mozkomíšním mokem[5] a zůstávají jím obklopeny i
přímo v mozkovém prostoru, kde se kolem nich vyskytuje Virchow-Robinův prostor.
3.7.3 Virchow-Robinův prostor
Tento prostor běžně obklopuje tepny a žíly v centrální nervové soustavě. S narůstajícím
věkem jsou prostory větší. Za normální rozměr těchto prostor, určený jako velikost
normály od vnější stěny cévy k mozku, je považována hodnota menší než 2mm. [6]
3.7.4 Mozkomíšní mok
Jeho mechanickou funkcí je chránit mozek před otřesy, změnami tlaku a teploty. Nazývá
se také likvor. Objem v těle je přibližně (120 − 180)ml. Je produkován stálou rychlostí
přibližně 23ml/hod i v případě, kdy dojde k znemožnění jeho odtoku. Důsledkem je
zvyšování intrakraniálního tlaku, což může končit až smrtí. Obklopuje mozek i míchu.[7]
V práci Alvaro Valencia a kol.[29] je použit jako tlak působící z vnější strany cévy o
hodnotě 4 · 10−4MPa.
3.7.5 Geometrie zdravé mozkové cévy
Jelikož se v mozku nachází cévy různých rozměrů, je nutné znát alespoň několik prací pro
zjištění použitelných hodnot do této diplomové práce.
V práci Ryo Torii a kol. [21] je určena tloušťka modelu pro zdravou cévu přibližně
(10 − 15)% průměru cévy. Tato hodnota je zjištěna pro zdravou společnou a vnitřní
karotidu. Tedy do diplomové práce použitelná, neboť vnitřní karotida se zahrnuje do
mozkových tepen. Dále jsou z této práce pro názornost uvedeny hodnoty:
Použito
Šířka stěny cévy 0,3 mm
Tabulka 3.1: Tabulka hodnot velikosti rozměrů geometrie z článku [21]
Další hodnoty v tabulce 3.2 jsou získány z práce Erick Johnson a kol. [22], který se
zabýval zjištěním tloušťky stěny cévy a výdutě parametrizací a systémem nelineárních
pružin.
Uvedeno
Šířka stěny cévy 0,3 mm
Tabulka 3.2: Tabulka hodnot velikostí rozměrů geometrie z článku [22].
Jsou zde průměry třech cév o hodnotách 2, 37mm (model B), 3, 47mm (model A),
3, 49mm (model C) na kterých byla provedena FSI simulace pro získání stejných tlouštěk
jako u reálně výdutě a cévy.
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Další práce Jorge M. Serrador, MSc a kol. [23] ukazuje výsledky průměrů střední
mozkové tepny při vzpřímené poloze těla. Průměry cévy byly v minimálním rozsahu od
2, 8− 2, 9mm, ale o její tloušťce zde nebyla zmínka. [23]
Práce Alvaro Valencia a kol. [29] udává dvě tloušťky zdravé stěny cévy 0, 2mm a
0, 3mm.
Poznatek z práce [24] o průměru přední a zadní komunikující tepny, kde byl zjištěn
průměr cévy v rozsahu (1, 1− 1, 3)mm.
3.7.6 Krevní tlak
Obrázek 3.5: Tlakový průběh. Převzato z článku[21]
Uvnitř cév působí krevní tlak. V práci [21] je zobrazen diagram 3.5. Zobrazuje průběh
tlaků jednoho srdečního cyklu. Nejmenší hodnota - diastola je cca 70mmHg a systola
120mmHg. Ve většině pracích, kde se řeší napjatost, je počítáno se systolickým tlakem,
se spektrem přírůstků až do systolického maxima nebo se středním arteriálním tlakem.




· Psys + 2
3
· Pdia (3.1)
• Pim střední arteriální tlak
• Psys systolický tlak
• Pdia diastolický tlak
Tedy střední arteriální tlak je Pim = 0, 012MPa získaný pomocí hodnot z obrázku 3.5.
V práci [22] je zobrazen podobný diagram se stejnými hodnotami maxima a minima.
Práce [28] ukazuje tlak (0, 011MPa) jako vstupní podmínku výpočtu. Ten je blízky
i spočtenému z rovnice 3.1. Tedy je ověřen. Navíc je v práci stejně označen jako střední
arteriální tlak.
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3.7.7 Onemocnění mozkových cév
Typy onemocnění: [25]
Mrtvice - Závažný stav, kdy je narušeno nebo přerušeno zásobování mozku krví.
Příčinou je většinou krevní sraženina. Následkem je odumírání mozkových buněk. Následky
jsou fatální a čím dříve je pacientu pomoci, tím se snižuje jejich riziko.
Tranzitorní ischemická ataka (TIA) - Snížení prokrvení mozku, což má za následek
nedostatek kyslíku. Podobné příznaky jako má mrtvice, ale doba jejich trvání je v řádech
několika minut. Toto onemocnění se bere jako varování před další komplikací. Pětina lidí
s tranzitivní ischemickou atakou mají do čtyř týdnů mrtvici.
Subarachnoidální krvácení - Méně častý případ mrtvice, kdy se krev dostane z
mozkových cév do subarachnoidálních prostor - mezi membránu, která je pod povrchem
lebky (označena také jako subarachnoida) a mozek. Jejím důsledkem může být přes
komplikace jako poškození mozku hlavně smrt. Vyžaduje okamžité ošetření. 3/4 všech
subarachnoidálních krvácení je důsledkem ruptury mozkové výdutě. Mozkové výdutě jsou
obsahem této diplomové práce a bude o nich pojednáno v další kapitole.
Vaskulární demence - Problémy s cirkulací krve. Část mozku není dostatečně
prokrvena a zásobena kyslíkem. Symptomy jsou poruchy myšlení, problémy s mluvením, s
pamětí a porozuměním. Je druhou nejběžnější demencí po Alzheimerově chorobě. Příčnou
může být mrtvice, tranzitivní ischemická ataka, nebo menší infarkt mozku.
3.8 Mozkové výdutě
V minulé kapitole bylo pojednání o mozkových tepnách. Nyní je nutné popsat mozkové
výdutě.
3.8.1 Topologická anatomie
Popis výskytu mozkových tepen nejlépy ukazuje obrázek 3.6. Zde je vidět procentuální
rozložení mozkových výdutí. Vyskytují se nejčastěji na bifurkacích4. Na obrázku jsou
uvedeny výdutě sakulárnáho typu (viz kapitola 3.8.3).
4Bifurkace - rozdvojení cévy
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Obrázek 3.6: Procentuální výskyt mozkových výdutí, převzato z [13]
3.8.2 Histologie
V práci Juhana Frösen, MD a kol. je uveden histologický nález a rozdělen do čtyřech
typů: [8]
1. Endotelizované stěny s lineárně organizovanými hladkosvalovými buňkami
2. Zeštíhlená stěna s neorganizovanými hladkosvalovými buňkami
3. Hypocelulární5 stěna s myointimální hyperplazií6 nebo s narůstající trombózou
4. Extrémně tenká hypocelulární stěna lemovaná tromby
V další práci B. J. Rajesh a kol. jsou na odebraných vzorcích tkáně výdutí popsány
degenerativní změny na interní elastické lamině. Ta byla buď tlustá a vroubkovaná nebo
5Hypocelulární - se snížením počtu buněk
6Myointimální hyperplazie - zvětšení buněk a objemu hladkého svalstva, které je na vrstvě intimy
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zeslabená a zdvojená. Hlenovitý materiál byl pozorován ve vrstvě intimy a medie mezi
hladkosvalovými buňkami. [9]
Mechanický pohled je uveden v práci [29], kde je řečeno, že stěna mozkové výdutě
má vícesměrově uspořádaná kolagenní vlákna, která se při fyziologickém tlaku napřímí a
výduť vyztuží.
3.8.3 Tvary




Nejčastěji sakulární typ. Je popsán jako kulovitý tvar vycházející z cévy napojený
krčkem. Výdutě jsou zobrazeny na obrázku 3.7 - saccular. Sakulární tvar výdutí je použit
v této diplomové práci. Dalším tvarem je fusiformní (vřetenovitá) výduť znázorněna na
obrázku 3.7 - fusiform. Tvoří se nafouknutím cévy ve směru kolem osy symetrie. Třetím
typem je disekující výduť, také nazývaná jako pseudovýduť, neboť se tvoří mezi vrstvami
stěny tepny kam se dostává krev. Je zobrazena na obrázku 3.7 - dissecting.
Obrázek 3.7: Druhy mozkových výdutí. Obrázek převzat z [32]
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3.8.4 Geometrie
Z lékařského hlediska se mozkové výdutě určují podle kritéria uvedeného [30]:
• Malé - (2− 7)mm v průměru
• Střední - (7− 12)mm v průměru
• Velké - (13− 24)mm v průměru
• Gigantické - > 25mm v průměru
Toto rozdělení bylo provedeno podle článku [31]. Měřeno bylo na celkovém počtu 1449
pacientů rozděleno do dvou skupin.
V práci Ryo Torii a kol. [21] je uvedena šířka stěny výdutě v tabulce 3.3:
Rozsah Použito
Šířka stěny výdutě 0,05 - 0,1 mm 0,05 mm
Tabulka 3.3: Tabulka hodnot velikosti rozměrů geometrie z článku [21]
Další hodnoty jsou ze článku [22], který se zabýval zjištěním tloušťky stěny cévy a
výdutě parametrizací a systémem nelineárních pružin. Rozsah tlouštěk výdutí uveden
v úvodu práce byl (0, 016 − 0, 212)mm.V tabulce 3.4 jsou vypočtené tloušťky pomocí
algoritmu. Průměrná tloušťka je vypočtena přes výduť. [22]
Model Počáteční tloušťka (mm) Minimální tloušťka (mm) Průměrná tloušťka (mm)
A 0,26 0,043 0,073
B 0,17 0,021 0,08
C 0,19 0,023 0,071
Tabulka 3.4: Výsledné tloušťky stěny. Převzato z práce [22]
Další článek ve kterém jsou uvedena některá data pro geometrii se zabýval zjišťováním
materiálových vlastností výdutí mozkových tepen. Uvádí hodnoty tloušťky stěny pro 16
výdutí v rozsahu od (0, 17− 0, 62)mm. [26]
Rozmezí tloušťky stěny výdutě (0, 016− 0, 4)mm je uvedeno ve článku [28].
V článku [29] je obecný model výdutě z bifurkace. Hodnoty uvedené pro tloušťku
výdutě byly 0, 2mm a 0, 3mm.
3.8.5 Modely materiálu
Modely materiálů pro mozkovou výduť jsou uvedeny v článku [26], který se přímo jimi
zabývá. Zde byla operativně odstraněna část výdutě, která byla podrobena jednoosé
tahové zkoušce při teplotě 40◦C. Z křivky naměřené tahovou zkouškou byla data nafitována
na 3-parametrický Mooney-Rivlin model. [26]
3.8.6 Mez pevnosti výdutě
Aby bylo možné vyhodnotit riziko ruptury výdutě z mechanického hlediska je nutné
provést rešerši meze pevnosti. K ruptuře dojde, pokud napětí překročí mez pevnosti.






Tabulka 3.5: Hodnoty pro 3-parametrický Mooney-Rivlin model materiálu. Převzato ze
článku[26].










Tabulka 3.6: Meze pevnosti v závislosti na tloušťce mozkové výdutě. Převzato z článku
[10].
uvádím tabulku výsledných hodnot 3.6 z tohoto článku. Pro výpočty jsou použity hodnoty
viz kapitola 11.
Hodnoty mezí pevnosti určitých tlouštěk stěn výdutě (v tabulce 3.6) na sobě nemají
závislost. Mechanické vlastnosti výdutí jsou tedy značně závislé na jedinci.
3.9 Okolní tkáň
V práci D. San Millán Ruíz a kol. [20] se zabývají vlivem okolní tkáně na tvar a rupturu
výdutě. Je uvedeno, že výduť při růstu může vyvinout kontakt s arachnoidou, kostí,
mozkem, durou mater, mozkovými nervy a ostatními cévami. Pro podrobnější pochopení
těchto vrstev je uveden obrázek 3.8. Cerebral cortex je šedá kůra mozková. [20]
Aby bylo možné simulovat kontakt s okolní tkání, je potřebné znát materiálové vlastnosti
a rozložení okolní tkáně, které je značně složité a závislé na daném pacientovi. V další
práci se omezíme jen na kontakt s šedou kůrou mozkovou.
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Obrázek 3.8: Znázornění vrstev v řezu napříč lebkou. Převzato z [11].
3.9.1 Model materiálu šedé kůry mozkové
Získáním materiálových vlastností pomocí elastografie7 se zabýval článek T. Kaster a kol.
[33]. Tabulka 3.9 ukazuje výsledky práce.
Obrázek 3.9: Tabulka s výslednými konstantami pro modely materiálu bílé a šedé kůry
mozkové. Hodnoty jsou uvedeny v [Pa]. Převzato z [33]
7Elastografie - Zobrazovací metoda tuhosti a napjatosti tkání
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3.10 Rešerše článků o výpočtovém modelovaní
Kontakt s okolní tkání byl předmětem výzkumu v článku z roku 2000 P. Seshaiyer a kol.
Geometrický model byl vytvořen jako membrána. Kontakt byl vytvořen v oblasti krčku,
vytvořen jako tuhá překážka. Podle výsledků kontakt snižoval v tomto místě napjatost.
[34]
Rok 2004 přinesl výzkum zabývající se rolí smykového napětí. Použité geometrické
modely byly nasnímané z reálných výdutí. Krev uvažována jako newtonovská tekutina.
Céva modelovaná jako tuhý materiál. Analýza byla CFD. Výsledkem byla kumulace
napjatosti v místě krčku. [40]
Dynamikou krve a její interakce s tepennou stěnou v sakulární výduti bazilární tepny
se zabývala práce Alvaro Vencia a kolektiv z roku 2006. Jednalo se od CFD a FSI analýzu.
Geometrický model byl obecný. Pro porovnání byl vytvořen model zdravé bazilární tepny.
Model materiálu byl elastický a hyperleastický model Mooney-Rivlin. Prezentované
výsledky v práci ukazují na nestabilní vířivou strukturu proudění krve. Napjatost závisela
ve velké míře na tloušťce stěny výdutě. Největší napjatost byla dosažena při systolickém
tlaku. [29]
Rok 2005 přinesl článek od Meng, Hui a kolektivu. Cílem bylo sestavení modelu
mechanismu ruptury výdutě při formaci dceřiných výdutí. Modely výdutí byly obecné.
Zatěžovací tlak byl konstantní. Ve výsledku práce je poznatek, že dceřiné výdutě podléhají
ruptuře, když poměř tloušťky stěny k poloměru základní výdutě je stejný jako poměr
tloušťky stěny dceřiné výdutě jejím poloměru. [41]
S. Baek a kolektiv sestavili v roce 2006 teoretický model tentokrát rostoucí fusiformní
výdutě. Vstupem byl tlak měnící se v určitém čase dle rovnice. Závěrem práce je tvrzení,
že pomocí tohoto přístupu je možno simulovat schopnost růstu výdutí a zda podléhají
stabilnímu či nestabilnímu pocesu (tento proces je popsán v práci). [42]
Článek z roku 2007 (Raghvan ML. a kolektiv) pojednává o analýze napjatosti u reálné
mozkové výdutě. Model materiálu výdutě byl nelineární, anizotropní, hyperelastický
Fungova typu. Tedy model na vysoké úrovni. Tloušťka stěny byla uniformní a zatěžovací
tlak 100mmHg. Analýza byla statická. Výsledky práce byly srovnány s literaturou.
Rozložení napjatosti bylo podobné. Citlivostní analýzy ukázaly, že vypočítaná napjatosti
je nezávyslá na vytvořené konečnoprvkové síti. Pouze malá citlivost na odchylky v
geometrii v modelu. V této práci se tvrdí, že tato analýza vede k přesnějším výsledkům
napjatosti a přetvoření než předchozí metody. [37]
Ve stejném roce vyšla práce Ryo Torii a kolektiv. Vstupem byly opět reálné nasnímané
geometrie. Výpočet byl proveden na dvou modelech. Byl variován tlak ve dvou bodech -
normální a zvýšený. Použitá analýza byla FSI. Výsledky ukázaly značné zvýšení napjatosti
ve stěně výdutě při zvýšeném tlaku. Dále je uveden poznatek, že deformace stěny výdutě
mění charakter toku na vrcholu výdutě, což má za následek zeslabování stěny. Napjatost
a deformace je značně závislá ma geometrickém modelu - ted přímo na pacientovi na
kterým je zkoumána. [44]
V roce 2008 Martin Kroon a Gerhard A. Holzapfel vypracovali studii, ve které byl
vytvořen axisymetrický anisotropický model růstu sakulární mozkové výdutě střední mozkové
tepny. Tento model byl vytvořen také na vysoké úrovni. Výsledná napjatost prezentována
jako maximální hlavní a smykové napětí. Výsledky, kterých bylo dosaženo jsou obsáhlé a
popisují funkce růstového modelu. [27].
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Ve stejném roce byla vytvořena studie (Jorgen Gjernes a kolektiv.) ve které byla
zjišťována napjatost ve stěně mozkové výdutě numerickou simulací. Geometrická data
byla nasnímána z reálných vzorků. Data ostatních vstupů byla čerpána z dalších vědeckých
článků. Model materiálu byl izotropní hyperelastický. Vstupní veličinou byl pulzující tlak
krve. Jako výstupní veličinou byl zaveden stabilní tlak. Výsledky ukázaly místa, které
podléhají největší napjatosti a deformaci. Tedy podle práce místa, kde nejčastěji výduť
podlehne ruptuře. [28]
Alvaro Valencia a kolektiv provedli práci, kde byla uvažována krev jako Ne-Newtonovská
tekutina. Geometrický model byl získán z CT-A. Tlak krve byl stejně tak zkoumán a
zaveden jako počáteční podmínka pro analýzu CFD. Výsledky jsou popsány u několika
modelů a jsou značné obsáhle. Ukazuje se velká závislost geometrie na napjatosti. [43]
V práci Loic Boussel, MD a kolektiv byl zkoumán vliv smykového napětí při růstu
výdutě. Vstupem byly modely získané z magnetické rezonance. Geometrie byly získány
ve dvou po sobě jdoucích časových úsecích (16, 4± 7, 4 měsíce). [45]
Jou LD a kolektiv vypracovali studii, jejímž cílem bylo zjištění smykových napětí
u rupturovaných a nerupturovaných výdutí. Geometrie byla opět získána ze snímků.
Použitou analýzou byla CFD. Počáteční podmínkou byl tlak srdečního cyklu. Závěr
této studie je, že výduť roste v místě kde endotelová vrstva podléhá abnormálně nízkým
smykovým napětím. [46]
Další článek z tohoto roku (Ryo Torii a kolektiv) analyzoval mozkové výdutě pomocí
FSI analýzy. Modely byly hyperelastické a elastické podle konstitutivních vztahů - tedy
modely na vysoké úrovni. Geometrie byla reálná ze snímků. Model byl zatížen časově
proměnným krevním tlakem. Závěr ukazuje použitelnost hyperelastických a lineárně
elastických modelů materiálu. [48]
V práci Ryo Torii a kolektiv z roku 2009 byla provedena FSI analýza mozkových
výdutí za použití geometrie z pacienta. Byla použita patologická i uniformní tloušťka
stěny výdutě. Účelem této práce bylo zhodnotit vliv tloušťky výdutě na interakci tělesa
s tekutinou a hemodynamiku ve výduti. V práci je vyhodnoceno pouze smykové napětí.
Závěr tvrdí, že při výpočtu jednotné tloušťky stěny výdutě dochází k velkému podhodnocení
rizika ruptury a proto by toto zjednodušení nemělo být zaváděno. [21]
Xianliaz Zhou a kolektiv (rok 2009) vypracovali studii, kde ukazují inverzní přístup u
napjatostní analýzy. Vstupem byla geometrie z reálného pacienta. Model byl vytvořen
jako nelineární a geometrií byla skořepina. Na základě rovnic rovnováhy je řešena inverzní
úloha, kde je předpovídána nezatížená geometrie a napětí na zatížené geometrii. Důležitým
závěrem je, že složka rovinné napjatosti ve zdi výdutě je necitlivá ke změně modelu
materiálu. [38]
Další článek ze stejného roku Pankaj K. Singha a kolektiv se zabýval mozkovými
výdutěmi postiženými vysokým krevním tlakem způsobeným kouřením. Geometrie výdutí
byla nasnímána. Následně byl každý model podroben dvou CFD analýzám. Jedna analýza
při zavedení normálního tlaku a jedna při zvýšeném. Hodnoty tlaků byly použity z jiné
literatury. Výsledky ukázaly vysoké smykové napětí u případu normálního a zvýšeného
krevního tlaku. Maximum smykového napětí se zvyšovalo zatímco přírůstek oscilačního
indexu smykového napětí nevykazoval změny. [47]
V roce 2010 byla vypracována studie Wenyu Fu a kol. Porovnávající FSI analýzu
se statickou strukturální. Na základě reálných modelů výdutí byly sestaveny tyto dvě
analýzy a porovnány. Výsledkem byl zanedbatelný rozdíl v maximálních hodnotách napětí
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včetně jejich umístění. Tedy tato práce je významná pro potvrzení důležitosti statické
analýzy v této diplomové práci. [39]
George K. C. Wong a kolektiv vypracovali současný přehled článků zabývajících se
CFD analýzou mozkových výdutí. [49]
David L. Penn a kolektiv přinesl v roce článek zabývající se hemodynamickým mechanismem
výdutě při patogenezi. Předmětem výzkumu byla i napjatost. Závěrem je uvedeno, že
hemodynamika krve hraje velkou roli při tvorbě výdutě, růstu a eventuálně i při ruptuře.
[50]
Nejaktuálnější práce z roku 2012 Hiroyuki Takao, MD, PhD a kolektiv. Na velké
skupině modelů byla provedena CFD analýza. Předmětem výzkumu byla hemodynamika.
Zavedením parametrů byly zkoumány jejich různé vlivy. Závěrem je uvedeno, že ztrátový
parametr tlaku může hrát významnou roli v predikci ruptury. [51]
3.11 Shrnutí
Provedená rešerše literatury poskytla dostatek vstupních dat pro vlastní výpočtovou
analýzu, které bude věnována další část práce. Před samotným sestavením výpočtového
modelu je nutné sestavit Systém podstatných veličin, uvedený v další kapitole.
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4 Systém podstatných veličin
Obrázek 4.1: Podmnožiny veličin Systémů veličin. Přejato z [12]
Aby bylo možné řešit problém, co nejefektivněji, je vhodné zavedení Systému veličin,
který je znázorněný na obrázku 4.1.
4.1 Systém podstatných veličin diplomové práce
Objektem je mozková tepna s výdutí.
Podmnožina SO - okolí objektu:
• Krev - Proudí uvnitř tepny a výdutě (vnitřní okolí).
• Mozkomíšní mok viz kapitola 3.7.4 - V okolí cév v mozku (vnější okolí), tedy je také
podstatnou veličinou.
• Okolní tkáň viz kapitola 3.9 - Uvažována pouze šedá kůra mozková. Podstatná z
hlediska kontaktu s cévou a výdutí.
Podmnožina S1 - topologie a geometrie objektu:
• Různé popisy základní geometrie z literatur viz. kapitola a 3.7.5 - 3.8.4. Pro zjištění
geometrie bylo nutné provést rešerši a zjistit různé geometrické konfigurace. Na
tomto základu postavit různé modely pro cévy a mozkové výdutě.
• Získání nezatížené geometrie viz kapitola 5.1.3 - Protože všechny nasnímané geometrie
například z CT jsou v zatíženém stavu - stavu, kde působí krevní tlak, je nutné zjistit
původní nezatížený stav z hlediska geometrie.
Podmnožina S2 - podstatné vazby objektu s okolím:
• Uložení cévy v mozku - Zavedení vazeb na základě dekompozice objektu viz kapitola
4.2.
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• Krevní tlak viz kapitola 3.7.6 - Zatěžuje cévu vnitřním tlakem.
• Tlak mozkomíšního moku viz kapitola 3.7.4 - Zatěžuje cévu vnějším tlakem.
• Dosažení kontaktu s okolní tkání - Hlavní bod této diplomové práce. Při deformaci
výdutě nastane kontakt s okolní tkání - vazba.
Podmnožina S3 - aktivace objektu z okolí:
• Na objektu nedochází k jeho aktivaci z okolí.
Podmnožina S4 - ovlivňování objektu z jeho okolí:
• Nedochází k aktivaci z jeho okolí, tudíž ho neovlivňuje.
Podmnožina S5 - vlastnosti prvků struktury objektu:
• Model materiálu pro cévu a výduť viz. kapitola 3.8.5 - Nutné rešeršně určit model
materiálu.
• Model materiálu pro okolní tkáň viz. kapitola 3.9.1 - Viz. předchozí.
Podmnožina S6 - procesy na objektu a jeho stavy:
• Vlastní algoritmus MKP výpočtu.
Podmnožina S7 - projevy objektu:
• Přetvoření - Vlivem tlakových zatížení viz podmnožina S2.
• Napjatost
Podmnožina S8 - důsledky projevů objektu:
• Deformace objektu, nepříznivý kontakt s okolní tkání.
• Ruptura - dosažení mezního stavu viz kapitola 3.8.6.
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4.2 Model dekompozice objektu
Dekompozice objektu je nutná pro výpočet z hlediska proveditelnost. Za podstatnou
část je považována výduť, část cévy a okolní tkáň. Délka cévy je určena tak, aby
značně neovlivňovala napjatost ve výduti, což bylo výpočtově verifikováno.
Céva a výduť mají stejný model materiálu - Což je možné vnímat jako
omezení modelu. Bude diskutováno v závěru (kap. 12). V reálných přechodech
cév s výdutí se model materiálu mění plynule.
Není zahrnuto tření mezi výdutí s cévou a okolní tkání - při dosažení kontaktu
se v této práci předpokládá nulový koeficient tření. Tedy kontakty po sobě volně kloužou.
Pokud je uvedena okolní tkáň viz kapitola 3.9, pak obklopuje celou tepnu
i výduť, což je omezením modelu. Mezi mozkovou tkání a cévou s výdutí proudí
mozkomíšní mok, který vyvozuje konstantní tlak na tyto objekty (podle kapitoly 3.7.4).
Tedy při růstu výdutě je tlak stále stejný a proto je po celou dobu výpočtu zaveden jako
okrajová podmínka. Z hlediska zjednodušení je uvažován i když dojde ke kontaktu s
výdutí a cévy s okolní tkání.
Kontakt cévy a výdutě s okolní tkání není úplný i když v původním modelu z modeláře
byl. Jedná se o nutný jev, který nastane nejistotou ve výpočtu v kapitole 5.1.3 při získávání
původní geometrie.
Zatěžovací tlak mozkomíšního moku je aplikován jako okrajová podmínka
pouze na cévu a výduť. Z nasnímané (nebo z vyrobené idealizované) geometrie je
získávána nezatížená podle kapitoly 5.1.3. Při tomto procesu vzniknou odchylky. Aby
bylo možné aplikovat tlak mozkomíšního moku i na okolní tkáň, musela i její geometrie
projít algoritmem na hledání nezatížené tkáně. Po testovacím výpočtu, kdy byl tlak
mozkomíšního moku aplikován jako okrajová podmínka na okolní tkáň bez použití algoritmu,
došlo k velkým deformacím. Tudíž nenastal kontakt mezi cévou s výdutí a okolní tkání.
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5 Model geometrie
Základní geometrické modely byly vytvořeny bez imperfekcí. Je vhodné definovat
určitý tvar výdutě, který bude hodnocen jako kulovitý. V reálných případech výduť jen
vzdáleně připomíná tvar podobný kouli nebo její část.
5.1 Model geometrie výdutě
Z hodnot uvedených v kapitole 3.7.5 a 3.8.4 byly sestaveny trojrozměrné zjednodušené
modely sakulárních mozkových výdutí s částí tepny v programu SolidWorks 2012. Kupole
výdutě má u všech modelů střední průměr dsa = 6, 3mm, odpovídající velikosti malé až
středně velké výdutě podle rozdělení v kapitole 3.8.4. Céva má střední průměr průměr
dsc = 3, 3mm a tloušťku stěny tc = 0, 3mm. Tento rozměr je určen za předpokladu, že
zdravá céva má tloušťku stěny přibližně 10% jejího průměru jak je uvedeno v práci [21],
kde i použitá hodnota pro výpočet je stejná. Tloušťka výdutě byla volena podle druhu
výpočtu. V citlivostní analýze tloušťky výdutě v kapitole 10.1 je variována do čtyřech
stupňů podle tabulky 5.1 . V dalších výpočtech je použito tloušťky ta = 0, 08mm, kde
zvolení této tloušťky je vysvětleno v kapitole 10.1. V důsledku jiné stěny výdutě a cévy
nebylo možné použít stejný poloměr zaoblení na krčku. Každý model je tedy unikátní.
5.1.1 Druhy modelů
Aby bylo možné pracovat s více modely, je nutné zavést názvosloví pro jejich rozdělení.
Modely jsou rozděleny do dvou skupin S1 a S2 podle velikosti krčku dle obrázku
3.6.
Obrázek 5.1: Rozdělení modelů do skupin podle velikosti krčku výdutě.
Dále jsou modely rozděleny dle celkového tvaru do čtyř variant znázorněných na
obrázku 5.2. Zobrazené modely patří do skupiny označené S1.
Tloušťka stěny je rozdělena do skupin označených jako T . Jednotlivé tloušťky jsou v
tabulce 5.1.
Pro představu jsou na obrázku 5.1 dva modely. Levý je v případě názvosloví označen
S1AT1 a pravý S2AT1. Stějně tak na obrázku 5.2 jsou zleva modely označeny podle
názvosloví následovně: S1AT1, S1BT1, S1CT1 a S1DT1.
V některých studiích je nasnímaná geometrie považována za beztlakou, následně vystavena
tlaku, který je buďto systolický (v případě zjišťování rizika ruptury), nebo střední arteriální.
27






Tabulka 5.1: Rozdělení modelů do skupin podle tloušťky stěny výdutě.
V případě FSI studií, je zaváděn tlakový průběh a rychlosti. Takto jsou výsledky značně
zavádějící a je vhodné získat původní nezatíženou geometrii. Jak je uvedeno v další
kapitole.
5.1.2 Získání původní geometrie
Pomocí jednoho z optimalizačních postupů je možno získat s určitou přesností nezatíženou
geometrii. Metoda je aproximační. [19]
Zjednodušený popis procedury je následující: Mějme buněčnou membránu pod tlakem
Pim, kde Xim je známá a X0 neznámá obecná geometrie. Obě geometrie mohou být
popsány poloměry rim a r0, kde geometrie X0 s poloměrem r0 má být po aplikaci tlaku
Pim shodná s Xim. Iteračním výpočtem je jednoduše zjišťována geometrie, kde postupným
přiřazováním hodnoty r0 získáme geometrii. Rozdíl geometrií se minimalizuje. Při zavedení
předpokladu, že v různotvaré výduti existuje určitá soudržnost mezi deformačním polem
bez ohledu na aplikovaný tlak (vyšlo z pozorování), je možné proceduru použít i na
složitější geometrie.[19]
Dále se zavadí předpoklady: [19]
• Směry vektorů posuvu za tlaku P1 jsou stejné jako za všech fyziologických tlaků P2
• Přírůstky vektorů posuvů za fyziologického tlaku P1 se liší od přírůstku vektorů
posuvů od tlaku P2 pouze násobkem.
Obrázek 5.3 ukazuje, výduť podrobenou přírůstkům tlaku. Čím větší byl tlak, tím
menší byla poddajnost a vektor posuvů se měnil jen minimálně. Posuvy Un jsou přepočteny





Kde Un jsou normalizované posuvy, U posuvy a Umax je maximální posuv v modelu
pro daný tlak.
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Obrázek 5.3: Rozdělení normalizovaného posuvu. Převzato ze článku [19].
Schéma 5.4 znázorňuje postup procesu získání beztlaké geometrie. Za použití geometrie
výdutě in vivo1, která je označena Xim a luminálního tlaku2 Pim je získána geometrie
výdutě za nulového tlaku X0.[19]
Při vyhodnocení napětí podle podmínky von Mises (HMH) byla chyba modelu 0,7%
a 2,7% vůči nasnímané geometrii. Vyšlo najevo, že čím vyšší je tlak Pim tím větší je
chyba. Nutno podotknout, že tuto metodu ovlivňují další faktory při modelovaní jako
jsou modely materiálu a okrajové podmínky. Testy uvedeny výše byly aplikovány na
izotropní modely materiálu a AAA3.[19] Další test byl proveden na modelu mozkové
výdutě (anizotropní model materiálu, tloušťka stěny byla konstantní). Největší chyba
byla 12,74% vůči nasnímané geometrii. Při různé tloušťce stěny výdutě byla největší
chyba 23,83%. Tato metoda je tedy použitelná pro malé rozměry a lépe vychází při
konstatní tlouštce stěny. Při rozdílné tlouštce tepny a výdutě vykazuje větší geometrické
odchylky a tedy i větší nejistoty ve vypočtených napětích.[19]
V další kapitole je algoritmus aplikován na modely z diplomové práce a u jednoho z
nich je popsán.
5.1.3 Získání původní geometrie u modelu mozkové výdutě
V programu Ansys Workbench 13 byl načten geometrický model. Pomocí “Named Selection”
byl označen celkový model cévy s výdutí. To je nutné jako vstupní definice do makra,
1Z živého těla
2Tlak působící uvnitř výdutě nebo cévy
3AAA - Břišní arteriální výduť
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Obrázek 5.4: Schéma metody pro získání beztlaké geometrie převzato z [19].
které bylo vytvořeno podle algoritmu 5.4. Vnitřní stěna cévy byla zatížena tlakem
Pim = 0, 012MPa označeným jako průměrný arteriální tlak, který je zvolen pro výpočet v
kapitole 6. Okrajové podmínky byly nastaveny podle další kapitoly 6. Poté byl vytvořen
vstupní soubor, který je načten vytvořeným makrem pro program Ansys. To je přiloženo
na DVD s diplomovou prací. Jeho název je “optbreak.mac”. Makro provádí získávání
nezatížené geometrie iterativním způsobem. Nasnímaná geometrie Xim je popsána uzly.
Jejich celkový počet je spočten přes výběr “Named selection” a uložen do databáze jako
parametr s názvem pocetnodu pro budoucí výpočet. Souřadnice uzlů jsou uloženy do
pole o třech sloupcích. Poté proběhne první výpočet. Po výpočtu jsou uloženy vektory
posuvů do dalšího pole. Tyto dvě pole zůstávají po celou dobu iterací nemodifikovány,
protože jsou dále nutné pro postup výpočtu. V dalším kroku se za pomocí příkazu nmodif
modifikuje nasnímaná geometrie, tj. od původní geometrie jsou odečteny k-násobky
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posuvů nasnímané geometrie Xim. Opět je spuštěno řešení, tentokrát modifikované
geometrie. V makru je možno nastavit maximální počet iterací řešení, nebo zastavení na
hodnotě iterace o hodnotu k větší než geometrie s nejmenšími průměrnými odchylkami
(vhodné pro to, aby měl uživatel lepší kontrolu nad výpočtem). Protože bylo možné,
že nastanou na určitých hodnotách k dvě možně geometrie - jedna větší a jedna menší
než nasnímaná se stejnou průměrnou odchylkou, byly provedeny testovací výpočty. Ty
ukázali, že tento jev nenastane. Dále je možné nastavit hodnotu koeficientu k a jeho
přírůstek. Za pomocí zvyšování koeficientu k po kroku 0, 05 bylo docíleno nezatížené
geometrie s nejmenší průměrnou odchylkou vůči nasnímané geometrii, která byla spočtena
podle 5.2: [19]
Prumer =
∑ |(Xim − xok)|
pocetnodu
(5.2)
Výstupem iteračního počtu makra je soubor, který obsahuje sloupce s daty viz obr.
5.5.
Obrázek 5.5: Obsah výstupního souboru KEbr.txt.
Popis jednotlivých sloupců ve výstupním souboru:
• k - multiplikátor posuvů [−]
• E - objektová funkce [mm2] pro kontrolu geometrické odchylky podle[19]
• Nodecislo - Číslo uzlu [−], který má největší odchylku od původní geometrie
• Maxdif - Maximální odchylka [mm]
• Prumer - Průměrná odchylka [mm] (tato hodnota je použita pro posouzení nejvhodnější
geometrie)
• ANodecislo - Číslo uzlu s největší odchylkou povrchu výdutě [−]
• AMaxdif - Maximální odchylka na povrchu výdutě [mm]
• APrumer - Průměrná hodnota odchylky geometrie na povrchu výdutě [mm]
Dále jsou výstupem soubory s uloženými parametry, které slouží jako vstup pro další
výpočty. Název souboru je parametry.cislo, kde cislo udává iteraci. Pokud se v daném
výpočtu nemění síť, získávání nezatížené geometrie pro vypočtené k nemusí být prováděno
znovu a použije se výstupní soubor s parametry pro iteraci s ideálním k.
5.1.4 Porovnání nasnímané a získané geometrie
Na obrázku 5.6 jsou dvě geometrie, které by měly být ve výsledku stejné. To by mělo být
docíleno uvedeným algoritmem. V místech, kde jsou posuvy největší dochází při zjišťování
geometrie k největším geometrickým odchylkám od původní nasnímané geometrie. Na
koncích cévy jsou geometrické odchylky po povrchu srovnatelné. Dochází k znepřesnění
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Obrázek 5.6: Rozdíl získané zatížené (modrá) a nasnímané (šedá) geometrie
geometrie v místech náhlých změn u krčku a v obvodu cévy - tam kde je výduť. Rozdíly
posuvů závisí na tloušťce cévy, výdutě a na použité síti.
Z dalšího obrázku 5.7 je vidět nárůst napětí zjištěné geometrie na vnitřním místě
krčku - v těchto místech je největší napětí obou geometrií. Při odečtení napětí na uzlech
jsou získány největší rozdíly 0, 44MPa. Tedy zhruba 40% hodnoty spočítaného napětí
s nezatíženou geometrií. Tento významný rozdíl zdůvodňuje, proč je nutné uvažovat
nezatíženou geometrii. Jinak dochází k podhodnocení napětí o desítky procent.
Obrázek 5.7: Rozdíl napětí HMH zatížené získané a nasnímané geometrie [MPa].
Maxima napětí u obou geometrií zůstávají na stejných místech - v rámci deformace se
přesouvají minimálně. To znamená že zjišťování nezatížené geometrie nabývá důležitosti
tehdy, když je nutno určit kritickou hodnotu napětí. Tedy například při predikci ruptury
a posuzování bezpečnosti u reálných výdutí určitého pacienta. Velké rozdíly jsou dány
faktem, že na získané zatížené geometrii (viz obrázek 5.7 je celková napjatost výšší. U
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Obrázek 5.8: Napětí HMH zatížené získané geometrie [MPa].
získané geometrie je tenčí profil - dochází k většímu přetvoření. Další kapitoly pojednávají
o napjatostech modelů a nebezpečnosti vzhledem ke konkrétní geometrii.
Další obrázek 5.9 znázorňuje rozdíly velikostí posuvů zatížených geometrií (nasnímané
a získané). Byla potvrzena hypotéza, kdy dochází k odchylkám směrů vektorů a model je
přetvářen jinak, než nasnímaná céva. Ideální případ by byl takový, že rozdíly posuvů by
byly ve všech místech stejné. Je vhodné použít zjištěnou geometrii jako základ pro další
výpočty i přes odchylky v geometrii.
Obrázek 5.9: Rozdíl posuvů nasnímané a zjištěné geometrie [mm].
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5.2 Model geometrie okolní tkáně
Model geometrie okolní tkáně je vypracován jako obal cévy a výdutě. Příklad je na obr.
5.10. Od kvádru je odečten objem cévy výdutě včetně vnitřního objemu cévy a výdutě.
V případě modelů B,C,D (označení viz kapitola 5.1) je vyústění cévy vně okolní tkáně.
Obrázek 5.10: Geometrie modelu S1DT1 s okolní tkání.
34
6 Model vazeb objektu k okolí
Uvnitř cévy a výdutě působí krevní tlak, při němž dojde v modelu k deformacím a
kumulacím napětí na určitých místech cévy a výdutě. Tím je zvyšováno riziko prasknutí.
Tlak je volen ve dvou krocích. První je hodnotou tlaku pro určení nezatížené geometrie
viz kapitola 5.1.3 - 0, 012MPa. Ta je vypočtena v kapitole 3.7.6 jako střední arteriální
tlak. Při tomto tlaku by měly plochy cévy a výdutě dosedat na plochy okolní tkáně. Díky
odchylkám ve výpočtu nezatížené geometrie v kapitole 5.1.3 se tak nestane a je nutno
zavést další hodnotu tlaku. Je zvolena hodnota systolického tlaku opět z kapitoly 3.7.6
0, 016MPa.
Modely výdutí jsou uloženy ve Willisově okruhu viz kapitola 3.8.1 (obr.3.6), kde působí
externí tlak mozkomíšního moku (viz kapitola 3.7.4). Jeho hodnota Pmok = 4 · 10−4MPa
je uvedena v práci [29] a je pro diplomovou práci použita.
Úloha je řešena jako kontaktní.
6.1 Aktivace objektu z okolí
Viz kapitola 4.1.
6.2 Model ovlivňování objektu okolím
Viz kapitola 4.1.
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7 Model okrajových podmínek
7.1 Symetrie geometrického modelu
Pro ušetření výpočtového času bylo využito symetrie modelu. Modely byly rozděleny na
čtvrtinu. První řez byl proveden v podélné ploše modelu a druhý v příčném. Poté byla
aplikována podmínka symetrie v programu Ansys Workbench, kde byla zadána plocha a
následně normála této plochy.
7.2 Model okrajových podmínek pro cévu s výdutí
Aby byl model co nejreálněji uložen, bylo nutné zavést nový cylindrický souřadnicový
systém znázorněný na obrázku 7.1. Osa rotace systému byla shodná s osou rotace dané
cévy. Byla zavedena okrajová podmínka - céva v místě řezu ve svém axiálním směru
zabraňuje posunutí a natočení.
Obrázek 7.1: Znázornění zavedeného souřadnicového systému a okrajové podmínky.
Na vnitřní a vnější povrch cévy byl aplikován tlak podle kapitoly 6.
7.3 Model počátečních podmínek pro okolní tkáň
Okolní tkáň byla vetknuta na všech plochách krom ploch symetrie a kontaktních ploch s
cévou a výdutí (viz kapitola 7.4).
7.4 Model kontaktů výdutě a cévy s okolní tkání
Další částí této diplomové práce je řešení kontaktního problému. Při aplikaci kontaktu na
plochy je nutné rozhodnout, která plocha bude contact a která target (kontaktní prvky,
viz kapitola 9.2). Kontaktní plochou je zvolena vnější část cévy s výdutí. Ta se bude
nafukovat až vytvoří kontakt s okolní tkání. Plochou s prvky target naopak plocha,
36
na kterou céva s výdutí dosedá na okolní tkáni. Na obrázku 7.2 jsou jasně znázorněny
označené plochy.
Obrázek 7.2: Kontaktní plocha. Modrá Target, červená Contact.
Typ kontaktu byl zvolen v prostředí Ansys Workbench jako frictionless, tedy bez tření
viz kapitola 4.2. Zejména proto, že o tření nemáme žádné bližší informace. Kontakt
byl zvolen jako Assymetric. Hodnota přípustné penetrace byla manuálně upravena na
hodnotu 0, 001mm. Tato hodnota byla zvolena na základě kontaktních výpočtu a požadavků,
že by měla být penetrace menší než 1% nejmenší tloušťky modelu. Tato skutečnost však
nebyla vždy dodržena a za přípustnou mez byly brány hodnoty do 10% tloušťky. Hodnota
výsledné penetrace byla snížena zvýšením parametru kontaktní tuhosti FKN na 10.
Hodnota pinball region definující velikost prostoru v jaké vzdáleností kolem kontaktního
prvku bude vyhledáván prvek targetu byla nastavena na Auto Detection Value.
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8 Model materiálu
Při deformaci měkkých tkání dochází k velkým vratným deformacím a přetvořením,
které jsou způsobeny nelineárním chováním materiálu. Za velké deformace se považují
přetvoření větší než 1%. Pro měkké tkáně používáme hyperelastické modely materiálu.
8.1 Hyperelastické modely materiálu
”Materiál nazýváme hyperelastickým, pokud existuje elastická potenciální funkce W (měrná
deformační energie), která je skalární funkcí některého z tenzorů přetvoření, resp. deformace
a jejíž derivace podle některé složky přetvoření pak určuje odpovídající složku napětí.”[16]




U modelu v této diplomové práci jsou použity izotropní materiálové modely. Aplikace
ortotropních a anizotropních by vedly ke komplikacím a otázkám jak jsou jednotlivé
materiálové vrstvy orientovány na modelu výdutě.
8.2 Model materiálu pro cévu a mozkovou výduť
V diplomové práci je pro model materiálu cévy a výdutě použit 3-parametrický Mooney-Rivlin.
Konstanty modelu jsou čerpány z práce [26] a uvedeny v kapitole 3.8.5. Jejich hodnoty
jsou v tabulce 3.8.5.
Pro představu použitých hodnot je vykreslena charakteristika vlastností materiálu na
obr. 8.1.
8.2.1 3-parametrický Mooney-Rivlin
Popis modelu je čerpán z nápovědy programu Ansys [3].
Měrná energie napjatosti: [3]
W = C10(I1 − 3) + C01(I2 − 3) + C11(I1 − 3)(I2 − 3) + 1
d
(J − 1)2 (8.1)
Kde:
• W - energie napjatosti
• I1, I2, I3 - deviátorové invarianty tenzoru přetvoření
• C10, C01, C11 - materiálové konstanty
• d - parametr nestlačitelnosti materiálu, byl zvolen 0, protože materiál je nestlačitelný
díky velkému množství vody v něm.
• J - je determinant gradientu elastické deformace síly
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Obrázek 8.1: Napěťově deformační charakteristika pro model materiálu cévy a výduťě z
programu hyperfit. Napětí v [MPa].
8.3 Model materiálu pro okolní tkáň
Model materiálu byl čerpán ze článku [33], kde byl zvolen model 3-parametrický Yeoh.
Použité hodnoty pro tuto diplomovou práci jsou uvedeny v tabulce 3.9, která se nachází
v kapitole 3.9.1.
Pro představu použitých hodnot je vykreslena charakteristika vlastností materiálu na
obrázku 8.2.
Avšak parametry uvedené v práci 8.2 neobsahují parametry pro nestlačitelnost materiálu.
Vzhledem k zavedeným vazbám v kapitole 7.3 je stlačitelnost modelu okolní tkáně nutná.
Parametry pro nestlačitelnost jsou určeny v kapitole 10.2 na základě citlivostní analýzy.
8.3.1 3-parametrický Yeoh
Je modifikací modelu Mooney-Rivlin viz. kapitola 8.2.1 . Měrná energie napjatosti pro
tento model je [3]:







Jednotlivé konstanty jsou popsány v kapitole 8.2.1.
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Obrázek 8.2: Napěťově deformační charakteristika pro model materiálu šedé kůry mozkové
z programu hyperfit. Napětí v [MPa].
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9 Proces řešení modelu
9.1 Konečnoprvková síť
Konečnoprvková síť (obr. 9.1) byla vytvořena v programu Ansys Workbench automatickou
metodou. Velikost prvku byla nastavena (Element Size) na 0, 4mm.
9.1.1 Céva a výduť
Pro jemnější sít na výduti (včetně záhybů mezi cévami u bifurkačních modelů D (viz
kapitola 5.1) byl zvolen Face Sizing. Hodnota velikosti elementu byla nastavena na
0, 15mm a Behavior - Soft. Pro samotný krček bylo nutné síť ještě více zjemnit pomocí
Face Sizing na hodnotu prvku 0, 09mm, protože u některých modelů nebyl charakter
maximálních HMH napětí stejný pro různé konvergenční analýzy. Zachování středových
uzlů zajistí správný výpočet po tloušťce stěny i u úzkých stěn výdutí.
9.1.2 Okolní tkáň
Konečnoprvková síť na modelu okolní tkáně je vytvořena Body Sizingem s velikostí prvku
0, 5mm a Behavior - Hard. Face sizing 0, 15mm byl vytvořen na kontaktním rozhraní s
cévou a výdutí. Hodnota Behavior nastavena na Hard.
Obrázek 9.1: Konečnoprvková síť modelu S2AT1 cévy a výdutě.
9.2 Použité prvky
Ansys Workbench generuje síť automaticky, ale je dobré vědět jaké prvky použil. V této
kapitole jsou uvedeny prvky, použité pro vytvořené modely. V následujícím popisu budou
zdůrazněny vlastnosti, které jsou vhodné pro výpočet tohoto druhu.
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9.2.1 SURF154
Je definován čtyřmi až osmi uzly. 2D přenositelný do 3D prostoru jako povrchová oblast.
Může být použit pro různé zatížení a jiné povrchové účinky. Na tomto prvku je rozkládán
aplikovaný tlak na jednotlivé uzly. Geometrie prvku je uvedena na obrázku 9.2.[3]
Obrázek 9.2: Geometrie prvku SURF154. Převzato z [3].
9.2.2 SOLID187
Je deseti uzlový kvadratický prvek. V každém bodě má tři stupně volnosti, tedy posuvy
x, y, z. Má schopnost snášet velké deformace a přetvoření. Je vhodný pro hyperelastické
nestlačitelné modely materiálu. Geometrie prvku je znázorněna na obrázku 9.3. Je použit
jako objemový prvek u modelů v této práci. [3]
Obrázek 9.3: Geometrie prvku SOLID187. Převzato z [3].
9.2.3 TARGE170
Kontaktní prvek, který tvoří pár s prvkem CONTA174 popsaným v další části 9.2.4.
Překrývá ostatní prvky a popisuje hranici deformovatelného těla. Geometrie prvku je na
obrázku 9.4. [3]
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Obrázek 9.4: Geometrie prvku TARGE187. Převzato z [3].
9.2.4 CONTA174
Je prvek, který tvoří kontakt mezi deformovatelným povrchem a TARGET170 prvkem
uvedeným v předešlé kapitole 9.2.3. Aplikuje se na 3D povrchy tuhých nebo skořepinových
elementu, které obsahují střední uzly. Kontakt nastane, když kontaktní povrch penetruje
jeden z cílových Target segmentů prvků. Geometrie je uvedena na obrázku 9.5. [3]
Obrázek 9.5: Geometrie prvku CONTA174. Převzato z [3].
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9.3 Schéma řešení projektu
Protože bylo počítáno s více modely, bylo nutné optimalizovat postup řešení a vytvořit
jeho schéma viz obrázek 9.6. Barevné ohraničení znázorňuje:
• Černý text - Prostřední Ansys Workbench
• Fialový text - Klasické prostředí Ansys
• Červené obdélníky - Hlavní stromy jednotlivých výpočtů
• Modré obdélníky - Výpočet rozdílů geometrií
• Zelené obdélníky - Výpočet nezatížené geometrie
• Černé obdelníky - Podkroky u výpočtů
Výpočet ideálního multiplikátoru k pro nezatíženou geometrii je stěžejní pro další
výpočty se získanou geometrií. Měl výstupní soubor parametry.x, kde x značí číslo iterace
(viz kapitola 5.1.3). Ze souboru jsou potřeba získat parametry, které udávají souřadnice
pro konkrétní uzly. Pomocí tabulky z výstupního souboru KEbr.txt (viz. kapitola
5.1.3) byla určena ideální iterace a příslušný soubor parametry.x byl zkopírován na místo
odkud byl později načten při výpočtu. Protože jsou do tohoto souboru ukládány všechny
parametry z výpočtu, včetně konstant, které jsou nastaveny v Ansysu 5.1.3 5.1.3, bylo
nutné zajistit, aby se při načítání nepřepsaly parametry vygenerované programem Ansys
Workbench. Toto se zamezí vložením načítacího příkazu do Commands sekce geometrie
ve stromu projektu. Následuje přepsání uzlu geometrie cyklem s příkazem nmodif, který
se vloží opět pomocí Commands do stromu Static Structural. Tak je zajištěna správná
modifikace sítě geometrie pro následující výpočty.
Nastával problém, kdy se v daném výpočtu síť přegenerovala. Protože byla známa
ideální hodnota koeficientu k, následovala úprava pouze makra pro nezatíženou geometrii,
kde se zredukoval počet iterací na jednu a za hodnotu k byla nastavena konkrétní ideální
hodnota. Výsledný soubor s parametry byl opět přesunut na místo odkud se načítal pro
další výpočty.
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Obrázek 9.6: Schéma postupu řešení projektu v programu Ansys a Ansys Workbench.
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10 Vlastní řešení výpočtových
modelů
10.1 Citlivostní analýza tloušťky stěny výdutě u získané
geoemetrie
Tato analýza byla vhodná pro snížení počtu modelů, na kterých byl hodnocen vliv
napjatosti. Účelem bylo zjistit jakým způsobem ovlivňuje tloušťka stěny výdutě napjatost
a vybrat jednu variantu, která bude použita pro další výpočty. Modely S1Bxx a S2Bxx
, na kterých byla citlivostní analýza provedena měli variovanou tloušťku stěny výdutě
podle tabulky 5.1. V tabulce 10.1 jsou uvedené hodnoty nejmenších průměrných odchylek
vypočtených z algoritmu pro zjištění nezatížené geoemetrie.
Model k Maximální Průměrná
odchylka [mm] odchylka [mm]
S1BT1 0,95 0,410 0,126
S1BT2 1,05 0,325 0,101
S1BT3 1 0,311 0,102
S1BT4 1 0,064 0,023
S1CT1 1,15 0,754 0,255
S1CT2 1,15 0,696 0,253
S1CT3 1,25 0,613 0,227
S1CT4 1,35 0,498 0,182
Tabulka 10.1: Hodnoty odchylek nasnímané a získané geometrie.
Obrázek 10.1: Závislost odchylky na tloušťce stěny geometrie.
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Z grafu 10.1 je vidět klesající trend odchylky s rostoucí tloušťkou stěny až do stejně
tloušťky stěny výdutě jako cévy (0, 3mm).
Obrázek 10.2: Závislost maximálního napětí HMH na tloušťce stěny.
Z grafu 10.2 je možné určit, která tloušťka bude vhodná pro další modely. Předpokládá
se, že při kontaktu s okolní tkání dojde ke snížení maximálních napětí. Proto je vhodné
vybrat tloušťku výdutě, která má za následek naopak co největší napjatost. Je zvolena
tedy nejmenší tloušťka 0, 08mm - modely označeny xxxT1 dle názvosloví z kapitoly 5.1.
Obrázek 10.3: Závislost posuvů na tloušťce stěny.
U modelu S1Cxx se maximální napětí pohybovalo v malém rozsahu (1, 113−1, 194)MPa
vůči modelu S1Bxx viz obrázek 10.2. Stejně na tom byly posuvy na obrázku 10.3. Je
nutné vyšetřit, zda ke kritickému napětí nedocházelo přímo na cévě. Jak ukazuje obrázek
10.4 kritické napětí (červeně označeno) bylo umístěno v obou případech na přechodu krčku
a výdutě.
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Obrázek 10.4: Distribuce napjatosti u modelu zleva S1BT1 a S1CT1. [MPa]
Shrnutím uvedených informací výše lze konstatovat, že tloušťka stěny výdutě má
podstatný vliv na napjatost.
10.1.1 Vliv tloušťky u nezatížené vs. nasnímané geometrie
Vliv tloušťky stěny na maximální napětí, pokud je nezatížená geometrie, byl demonstrován
na dvou modelech. Nyní je provedeno zhodnocení napjatosti u nasnímané a získané
geometrie u modelů se zvolenou tloušťkou stěny výdutě z předchozí kapitoly 10.1.
V kapitole 5.1.4 je ukázáno na modelovém případě jak byl tento vliv vyhodnocován.
Podle tabulky 10.2 má největší maximální i průměrnou odchylku model S1CT1.
Modely S2xxx mají celkově menší odchylky. Lze tedy konstatovat, že čím větší poloměr
krčku, tím větší odchylka. To může být dáno i celkovým počtem uzlů konečnoprvkové sítě,
neboť například u modelu S1CT1 je potřeba při stejné metodě tvorby konečnoprvkové
sítě o 17548 uzlů více než u modelu S2CT1.
Model k Maximální Průměrná
odchylka [mm] odchylka [mm]
S1AT1 1,05 0,571 0,187
S1BT1 0,95 0,410 0,126
S1CT1 1,15 0,754 0,255
S1DT1 0,95 0,165 0,066
S2AT1 0,85 0,050 0,011
S2BT1 0,85 0,039 0,011
S2CT1 0,9 0,084 0,020
S2DT1 0,85 0,136 0,034
Tabulka 10.2: Hodnoty odchylek při nasnímané a získané geometrii.
Z diagramu 10.5 lze určit rostoucí charakter maximálních napětí u modelů S1xxx
nasnímané vůči nezatížené geometrii. U modelů S2xxx tomu tak není, z logického
hlediska by tomu být mělo. S klesající tloušťkou stěny by mělo docházet k nárůstů napětí.
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Obrázek 10.5: Závislost maximálního napětí HMH na modelu.
Obrázek 10.6: Závislost deformace na modelu.
Důvodem je chyba při získávání nezatížené geometrie. Tato chyba bude diskutována
později v kapitole 10.1.3.
U modelů ze skupiny S2xxx se z topologického hlediska maxima napětí přesouvají
podle obrázku 10.7. Vyšší napětí jsou přítomna na větších plochách, i když maxima jsou
nižší než u skupiny S1xxx. Z tohoto hlediska je lze hodnotit jako nebezpečnější skupinu.
Ovšem dosažené hodnoty maximálního napětí tomuto neodpovídají.
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Obrázek 10.7: Rozdíly v topologii napětí. S2AT1 a S2BT1 jsou vyobrazeny ze dvou
složených pohledů. Zobrazené modely jsou získané geometrie. [MPa]
10.1.2 Vliv úhlu cévy
Protože modely u obou skupin mají různý sklon cévy vůči výduti, je vhodné tento jev
vyhodnotit. U všech modelů ze skupiny S1 je maximální napětí HMH v místě přechodu
krčku a výdutě podle obrázku 10.4. Avšak u modelu S1DT1 je maximum napětí HMH
přesunuto na celé zaoblení krčku (viz obrázek 10.8). To je dáno i jiným přístupem u
vytváření daného modelu - za vzor byl model ze článku [29]. Proto do porovnání vlivu
napjatostí úhlu cév na mozkovou výduť nebude tento model zahrnut.
S přihlédnutím na graf 10.5 je možné vliv úhlů na napjatost posoudit. U nasnímaných
modelů má největší maximální napětí HMH model s rovnou cévou S2AT1. Jelikož úhel
rozpětí cév u modelů SxCT1 a SxCT1 je stejný, avšak cévy jsou jinak orientované - viz
kapitola 5.1, může být tvrzeno, že u modelu SxBT1 maximální napětí podle HMH klesá
oproti SxAT1. To platí i pro model S1CT1 naopak pro S2CT1 je maximální napětí
podle HMH oproti S2AT1 větší. Tedy významnou roli zde hraje i krček výdutě.
Shrnutím předešlých tvrzení má největší vliv na maximální napětí podle HMH krček
výdutě. Méně podstatnou roli hraje úhel cévy.
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Obrázek 10.8: Rozložení napětí na modelu S1DT1. [MPa]
10.1.3 Nejistota při získávání původní geometrie
V grafech 10.5 a 10.6 se objevila nejistota způsobená algoritmem pro získání původní
geometrie. Tedy maximální napětí podle HMH u získané geometrie by mělo být větší než
u nasnímané, protože tloušťka stěny modelu je při algoritmu byla ztenčována. Z hlediska
ruptury (kap. 11) podle tabulky 11.1 tato chyba neovlivňuje riziko. Nejistota v napjatosti
a posuvech je hodnocena jako zanedbatelná protože rozdíly jsou malé. Stejná chyba je
vidět na grafu posuvů obr. 10.3. U modelu S2CT1 je v tabulce maximálního napětí podle
HMH a deformace rozdíl v charakteru nasnímané a nezatížené geometrie oproti ostatním
modelům. Tedy chyba se projevuje jak na deformaci tak napjatosti.
Je vhodné uvést jak by bylo možné tuto nejistotu snížit. Prvopočátkem by byla
citlivostní analýza závislosti ovlivňování maximální deformace a napjatosti, jelikož místa
jejich projevů jsou rozdílná. Na tomto základě by pak byla vhodná úprava ve dvou
variantách:
1. Zavedení algoritmu do makra, které získává původní nezatíženou geometrii. Tento
algoritmus by měl podle určité váhy určené dle velikosti napjatosti a deformace v
daném místě vyhodnocovat průměrnou odchylku.
2. Dostatečně velké zjemnění sítě v místech s maximální napjatostí - citlivostní analýza
z hlediska počtu prvků a výběr konečnoprvkové sítě. Tímto by byl vyřešen problém
podobným způsobem jako v bodu 1, jelikož v makru pro zjištění původní nezatížené
geometrie je brána váha průměrných odchylek po celém modelu stejná.
Z časových důvodů nebylo ani jedno řešení realizováno avšak variantu 2 hodnotím
jako jednodušší.
V dalších výpočtech jsou používány získané nezatížené geometrie s tloušťkou xxxT1
zatížené následně krevním tlakem 0, 016MPa podle kapitoly 6.
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10.1.4 Analýza napětí nezatížené geometrie se systolickým tlakem
Kapitola popisuje celkový pohled na vytvořené modely z hlediska maximálního napětí
podle HMH. V tabulce uvedené na další dvoustranně jsou zobrazeny konkretní modely,
na kterých je znázorněn charakter napětí podle HMH. Aby bylo možné modely porovnat z
hlediska maximálního napětí podle HMH, jsou zavedeny stejné hodnoty na ose popisující
napětí podle HMH pro všechny modely.
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Tabulka 10.3: Tabulka rozložení napětí podle HMH na použitých modelech.
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Při posuzování obou skupin z geometrického hlediska podle tabulky 10.3 je maximální
napětí podle HMH podstatně větší u skupiny S1xxx s velkým krčkem. Skupina S1xxx
je tedy značně nebezpečnější.
Největší napětí podle HMH je na modelu S1DT1 (podle obr. 10.3). Při bližší analýze
geometrie modelů se maximální napětí podle HMH kumuluje v zaoblení krčku a na jeho
přechodu do výdutě. Lze konstatovat, že s menším poloměrem zaoblení a se zvětšující se
velikostí jeho úhlu, roste maximální napětí podle HHM. To je vidět na stejném obrázku u
modelu S2DT1, kde maximální napětí podle HMH oproti S1DT1 je o zhruba 35% menší.
Kolagenní vlákna jsou v medii podle kapitoly 3.4.2 orientovaná obvodově po cévě.
Podle charakteru orientace hlavních napětí lze určit, že kolagenní vlákna budou rozložena
ve směru prvního hlavního napětí. Při modelování anizotropního výpočtového modelu s
vrstvou kolagenních vláken by model materiálu měl být orientovaný ve směru hlavních
napětí.
10.2 Citlivostní analýza stlačitelnosti okolní tkáně
Podle charakteru chování modelů cévy a výdutě s okolní tkání musí být zajištěna její
stlačitelnost . Tedy pokud je céva a výduť nestlačitelná a okolní tkáň zavazbena podle
7.3 a nestlačitelná, výpočet nebude konvergovat, protože se nemá okolní tkáň jak rozpínat.
Pokud bude zaveden parametr nestlačitelnosti, výpočet konvergovat bude. Mozková tkáň
je penetrována otvory pro mozkové cévy, a nachází se v ní Virchow-Robinovy prostory,
tedy stlačitelná určitě je. Zavedením parametru nestlačitelnosti nedochází tedy k chybě.
Protože data o stlačitelnosti nebyly získány rešeršně viz kapitola 3.9.1, bylo nutné provést
citlivostní analýzu různých parametrů. Předpokládá se tedy určitá stlačitelnost modelu
okolní tkáně. Model materiálu viz kapitola 8.3 je 3-parametrický Yeoh. Je proto vhodné
měnit parametry nestlačietlnostni D1, D2, D3. Aby bylo zajištěno omezení deformace
modelu cévy a výdutě, je vhodné zvolit nejméně stlačitelný model materiálu pro okolní
tkáň. Zároveň s přihlédnutím na fakt, že musí konvergovat pro všechny použité výpočtové
modely.
Průběhy maximálních napětí HMH viz obr. 10.9 a posuvů viz obr. 10.10 jsou téměř
konstantní. I přes to se v malém měřítku při hodnotách parametrů 0, 0001 snižuje
maximální hodnota HMH napětí u cévy a výdutě. Proto je volen tento případ.
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Obrázek 10.9: Závislost maximálního napětí HMH na parametru nestlačitelnosti.
Obrázek 10.10: Závislost maximálních posuvů na parametru nestlačitelnosti.
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10.3 Vliv okolní tkáně na napjatost
V této kapitole je popsáno jak ovlivňuje okolní tkáň napjatost modelu výdutě a cévy.
Odchylky získaných nezatížených geometrií jsou stejné jako v kapitole 10.1.1 a tabulce
10.2. Kontakt výdutě a cévy s okolní tkání vlivem zjišťování nezatížené geometrie nenastane
po celé ploše ani při aplikaci systolického tlaku 0, 016MPa avšak dojde k daleko většímu
kontaktu než u středního arteriálního tlaku (0, 012MPa) použitého pro získání nezatížené
geometrie.
Příklad charakteru HMH napětí je na obrázku 10.11 na modelu S1DT1 s okolní tkání.
Obrázky jsou vykresleny bez okolní tkáně pro lepší přehlednost. Maximální redukované
napětí vzniká na krčku výdutě stejně jak v předchozích případech bez okolní tkáně viz
kapitola 10.1.1.
Obrázek 10.11: Maxámální napětí HMH u modelu S1DT1 v [MPa].
Porovnání napjatosti HMH nabízí obrázek rozdílu 10.12, kdy od modelu s okolní tkání
je odečten model bez okolní tkáně. Rozdíly napětí podle HMH (obrázek 10.12) jsou
maximálně 0, 019MPa. Cévní část má zanedbatelné rozdíly.
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Obrázek 10.12: Rozdíly napětí HMH u modelu S1DT1 s okolní tkání a bez [MPa].
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Grafy 10.13 a 10.14 ukazují vliv okolní tkáně na napjatost a deformaci mozkových
výdutí. Znázorněná odchylka je pouze minimální, avšak lze konstatovat, že okolní tkáň
omezuje deformaci. S porovnaní s diagramy 10.5 a 10.6, které znázorňují nasnímanou i
nezatíženou geometrii podrobenou střednímu arteriálnímu tlaku, se celkově zvýšila pouze
napjatost a deformace, ale průběh je po modelech stejný. Uvedené chyby z kapitoly 10.1.1
se neprojevili. Tedy výsledná analýza tabulky je stejná jako v kapitole 10.1.1.
Obrázek 10.13: Závislost maximálního napětí HMH na modelu.
Obrázek 10.14: Závislost maximálních posuvů na modelu.
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Vliv okolní tkáně na napjatost je tedy v případech uvedených v této diplomové práci
malý - nepodstatný. Příčinou výsledku mohou být záležitosti nezahrnuty do výpočtového
modelu. Například nedostatek dat o stlačitelnosti okolní tkáně. Avšak jen při nejmenším
uvedeném parametru nestlačitelnosti viz 10.2 došlo ke konvergenci modelů. S menší
hodnotou výpočet nekonvergoval. Další nejistotou byl použitý izotropní jednovrstvý
model materiálu na cévu s výdutí. Pro přesnější simulaci by bylo vhodné využít několikavrstvý
anizotropický model materiálu zarovnaný podle směrů hlavních napětí viz obrázek10.3.
Zda jsou výsledky důvěryhodné se určí posouzení s výsledky z jiných prací zabývajících
se napjatostí mozkových výdutí. Ve většině pracích bylo počítáno FSI nebo CFD analýzou.
Pokud jsou uvedeny napětí, jsou ve formě hlavních a v malém případě redukovaných
napětí podle HMH. HMH a hlavní napětí se od sebe liší přibližně v 15%. Jelikož nejistoty
v biomechanice jsou velké, je možno tyto napětí srovnat. V následující tabulce 10.4 jsou
hodnoty z prací u nich uvedených. Problematika modelů a typu analýz je uvedena v
rešeršní části (kap. 3.10
Práce Maximální Tlak Lokace
napětí [MPa] [MPa]
[37] 1,06 0,013 -
[27] 0,7 0,007 Vrchol výdutě
[29] 0,053 pulz Krček
[38] 0,45 0,013 Krček
[36] 1,77 0,024 Vrchol výdutě
Tabulka 10.4: Hodnoty napětí ve článcích.
Pokud jsou porovnány hodnoty 10.4 s diagramem 10.13 může být vyvozen závěr, že
vypočtené hodnoty v práci jsou důvěryhodné. Kumulace maxim napětí je silně závislá na
geometrii. Z uvedených modelů v tabulce 10.4 byl obecně modelovaný pouze případ
ze článku [29], ostatní modely měli model reálných výdutí s rozdílnou tloušťkou po
modelu. Blíže k maximálním hodnotám z tabulky 10.4 je skupina modelů S2xxx avšak z
geometrického pohledu je reálnější geometrie skupiny S1xxx, kde maximální redukované
napětí bylo vyšší (podle obr. 10.13).
10.4 Omezení výpočtového modelu
Nyní je vhodné uvést jak by mohla být práce zlepšena, což může sloužit i jako motivace pro
další podobné práce. V první fází je vhodné použít reálný geometrický model, u kterého
je známo okolí z hlediska topologie (protože ke kontaktu nemusí dojít na celé výduti).
U stejné výdutě by bylo vhodné zjistit model materiálu na více místech a přizpůsobit
tomu konečnoprvkovou síť. To samé platí i pro okolí výdutě. Dále by bylo vhodnější
použít přesnější algoritmus pro zjištění nezatížené geometrie. Tím by bylo možné dospět k
podrobnějším a přesnějším závěrům. Tento proces by byl opakován pro množství reálných
modelů výdutí a výsledné hodnoty statisticky zpracovány. Podobný proces je použit v
práci [20].
Dle mého názoru by měl být uvedený proces automatický po získání snímku z CT
u každého pacienta. Pomocí zvyšování tlaku by bylo počítáno napětí a vyhodnocován
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kontakt. Na tomto základě by bylo vyhodnoceno riziko ruptury a vhodnost operativního
zákroku.
Podobnou napjatostní problematikou se zabýval článek [20]. Při kontaktu s okolní
tkání byla ovlivněna výduť z hlediska tvorby geometrie. Rozměr výdutě byl větší a při
ruptuře byl kontakt po ploše rozsáhlejší. Avšak záleželo na tvaru výdutě a kontaktu, který
výduť vykazovala na okolní tkáň. V porovnání se skupinou výdutí, u kterých nedošlo ke
kontaktu s okolní tkání, byly rozměry výdutí s kontaktem rozměrově větší. Podrobnější
rozebrání problematiky je přímo v práci [20].
Práce P. Seshaiyer a kol. [34] uvádí studii, která potvrzuje snížení napětí v okolí krčku
při kontaktu s okolní tkání. V práci Alvaro Valencia a kolektiv. [36] bylo vypočteno
maximální HMH napětí 1, 77MPa při zatěžovacím tlaku přibližně 0, 024MPa.
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11 Mezní stav pevnosti výdutě -
riziko ruptury
V této kapitole je zhodnocení vlivu maximálního napětí vůči mezi pevnosti, která
byla uvedena v kapitole 3.8.6. Jedná se o další důkaz důvěryhodnosti výsledku. Pokud
maximální napětí HMH překročí tuto mez, nastane ruptura.





Uvedené výsledky jsou prezentovány ve dvou případech. První případ označen P1 je
riziko ruptury s ohledem na tloušťku stěny, kdy je tloušťce přiřazena příslušná nejbližší
hodnota meze pevnosti z tabulky 3.6 a následně vyhodnoceno riziko ruptury. Protože
hodnoty meze pevnosti z kapitoly 3.8.6 nejsou absolutně závislé na tloušťce, je z nich
vytvořen aritmetický průměr (1, 483MPa) a ve druhém případě označeném P2 je podle
této hodnoty posouzeno riziko ruptury. Uvedené hodnoty jsou pro tloušťky T1 všech
uvedených modelů za všech případu, ve kterých byly vypočteny.
Model Nasnímaná Nezatížená Nezatížená Kontakt
geoemtrie geometrie geometrie
0, 012MPa 0, 016MPa
P1 P2 P1 P2 P1 P2 P1 P2
S1AT1 N N N N N N N N
S2AT1 N N N N N N N N
S1BT1 N N N N N N N N
S2BT1 N N N A A A A A
S1CT1 N N N N N N N N
S2CT1 N N N N N N N N
S1DT1 N N N N N N N N
S2DT1 N N N N N N N N
Tabulka 11.1: Riziko ruptury. N - Nehrozí A - Hrozí.
Z uvedené tabulky ruptura hrozí pouze u modelu S2BT1. Tento případ je z uvedených
nejnebezpečnější. Na základě této tabulky se zvětšila důvěryhodnost vypočtených dat.




V této diplomové práci byly postupně vypracovány tři cíle. První cíl (cíle jsou v
kapitole 2.3) - provedení rešerše viz kapitola 3. Slouží pro lepší pochopení problému,
který je řešen jako další cíl práce.
Druhý cíl byl zhodnocení vlivu geometrie na napjatost a byl nezbytný pro provedení
třetího cíle, kde byla aplikována okolní tkáň na výpočtové modely viz kapitola 10. Aby
bylo řešení co nejvěrohodnější, byl použit algoritmus pro získání nezatížené geometrie
uvedený v kapitole 5.1.3, který se později ukázal jako méně vhodný. Jeho řešení na
modelech z diplomové práce je v kapitole 5.1.3. Výsledky jsou podrobně popsány na
konkrétním modelu v kapitole 5.1.4, kde bylo doporučeno algoritmus použit pro výpočty
v dalších kapitolách, protože u získaných modelů nastala větší maximální napětí i přes
uvedené rozměrové odchylky. Bylo počítáno pouze s tímto algoritmem, protože velikost
rozdílů napětí získané od nasnímané geometrie byla nepodstatná.
Bylo zhotoveno množství modelů, které byly na základě citlivostních analýz posuzovány.
První citlivostní analýza v kapitole 10.1 složila k určení závislosti redukovaného napětí
na tloušťce stěny, která je obecně neznámou při konkrétní analýze, protože ji není možné
zjistit pomocí současných zobrazovacích metod . Zde byla zvolena nejmenší tloušťka
výdutě 0, 08mm, protože na ní vznikalo největší HMH napětí - chceme být na bezpečné
straně tj. počítáme nejhorší možný stav. Maximální rozdíl u analyzovaných geometrií v
napětí HMH při rozdílných tloušťkách byl u modelu S1Bxx přibližně 39%. Tedy tloušťka
výdutě je hodnocena jako podstatná z hlediska napjatosti a rizika ruptury. Další analýza
zkoumala vliv maximálního napětí u nasnímané a získané geometrie viz kapitola 10.1.1.
Ta byla podstatnou pro získání informace, zda je u všech modelů u nezatížené geometrie
napětí vyšší nez u nasnímané.
Největší rozdíl napětí HMH byl u modelu S1DT1 o hodnotě 21%. Rozdíly u skupiny
S2xxx byly 22% a to u modelu S2CT1. Z procentuálního hlediska takřka stejné. To je
způsobeno zúžením tloušťky stěny při zjískávání nezatížené geometrie. V této skupině se
projevila chyba, jež byla zmíněna v kapitole 10.1.1. Analýza prokázala, že velikost krčku
výdutě má podstatný vliv na napjatost a riziko ruptury, méně podstatný je odstup tepny.
Tedy například (pokud není uvažován bifurkační model xxDT1 - byl modelován pomocí
jiné základní geometrie z článku [29]) skupina S1xT1 má největší rozdíl maximálníh napětí
HMH 7% způsobený odstupem tepny. kdežto rozdíl maximálního napětí HMH způsobený
velikostí krčku mezi skupinami S1xT1 a S2xT1 je 75%. Podstatnou část hraje také cévní
napojení výdutě, kde výduť na bifurkaci (S1DT1) měla největší maximální napětí viz
obrázek 10.3. To je v podstatě kvantifikováno daty o odstupu tepny uvedených o pár vět
dříve.
Po provedení této citlivostní analýzy byl proveden třetí cíl této práce v kapitole 10.3 a
to zhodnocení vlivu napjatosti okolní tkáně na mozkové tepny. Napjatost vlivem působení
okolní tkáně na výduť a cévu je v malém měřítku minimalizována jak je znázorněno v
grafu 10.13. Ovšem rozdíly napětí jsou minimální a zanedbatelné. V této diplomové práci
je hlavním závěrem tvrzení, že okolní tkán má minimální vliv na napjatost mozkových
tepen u použitých modelů.
Přestože výduť a céva byla obalována okolní tkání celkově, bylo by vhodné posoudit
riziko ruptury při tvorbě částečného kontaktu. Dle mého názoru je toto vhodnější u
geometrií z reálných výdutí, protože modely v této diplomové práci jsou na obecné úrovni.
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AAA Abdominal aortic aneurysm
ACA Anterior cerebral artery
CT Computed tomography; počitačová tomografie
CT-A Computed tomography angiography; počitačová tomografie-angiografie
CYT Cytoplasma
EL Elastické lamely
EP Vyztužené elastinové póry
ES Elastinové vzpěry
FSI Fluid structure interaction
HMH Redukované napětí
ICA Internal carotid artery
MCA Middle cerebral artery
MD Doctor of medicine
N Odstupňovaná eliptická jádra
PCA Posterior cerebral artery
SAK Subarachnoidální krvácení
TIA Tranzitorní ischemická ataka




E [kPa] Youngův modul
Pim [MPa] Střední arteriální tlak
Pstr [MPa] Střední arteriální tlak
Pdia [MPa] Diastolický tlak
P [MPa] Obecný tlak
Pmok [MPa] Tlak mozkomíšního moku
C10, C01, C11, C20, C30 [MPa] Parametry modelu materiálu
µ [Pa] Smykový modul
λ [−] Limit protažení
α [−] Parametr Ogden
h [mm] Tloušťka stěny
µ [−] Poissonova konstanta
u [mm] Posuv
dsa [mm] Střední poloměr výdutě
dsc [mm] Střední poloměr tepny
tc [mm] Tloušťka stěny tepny
ta [mm] Tloušťka výdutě
Xim [−] Nasnímaná geometrie
xim [−] Získaná geometrie
X0k [−] Ucházející beztlaká geometrie
Xo [−] Obecná geometrie
ro [mm] Obecný poloměr
rim [mm] Obecný poloměr za tlaku Pim
Un [mm] Normalizovaný posuv
U [mm] Posuv
Umax [mm] Maximální posuv
Ecil [mm2] Objektová funkce
Prumer [mm] Průměrné odchylky geometrií
k [−] Multiplikátor posuvů
Nodecislo [−] Multiplikátor posuvů
Maxdif [mm] Maximální odchylka geometrií
ANodecislo [−] Multiplikátor posuvů na výduti
AMaxdif [mm] Maximální odchylka geometrií na výduti
APrumer [mm] Průměrné odchylky geometrií na výduti
FKN [−] Kontaktní tuhost
W [J ] Energie napjatosti
I [−] Deviátorové invarianty tenzoru přetvoření
d [Pa−1] Parametr nestlačitelnosti materiálu
J [−] Determinant gradientu elastické deformace síly
krupt [−] Bezpečnost vůči ruptuře
σmez [MPa] Mezní pevnost materiálu
σmaxhmh [MPa] Maximální HMH napětí
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